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1. Einleitung  
In der Herzchirurgie nehmen Kunststoffe und dabei insbesondere Polyurethane heutzutage 
einen breiten Raum ein. Deren gute Bioverträglichkeit und die ausgezeichneten mechanischen 
Eigenschaften (z. B. hohe Elongationskapazität, gute Resistenz gegen Abrieb, hohe 
Flexibilität) erlauben den Einsatz als Prothesen (z. B. künstliche Gefäße, Herzklappen, 
Herzunterstützungssysteme), ebenso wie als Bestandteile der Herz-Lungen-Maschine (z. B. 
Schlauchsysteme, Katheter, Gasaustauschgewebe in den Membranoxygenatoren). Nach wie 
vor nicht gelöst ist das Problem der Thrombogenität von Kunststoffen im direkten Blutkontakt. 
Bei langfristigem Kontakt zwischen Blut und künstlichen Oberflächen erhöht sich das Risiko 
von Thrombenbildung (Bordenave et al., 2005; Sarkar et al., 2007; Teebken and Haverich, 
2002) und Kalzifizierung (Schoen et al., 2005), welche den Erfolg einer Behandlung 
gefährden. Der Grund liegt darin, dass sich die Biomaterialien nach Kontakt mit Blut als 
Fremdkörper verhalten und im Organismus und an der Grenzschicht der eingebrachten 
Materialien eine Vielzahl von zellulären und plasmaständigen Reaktionen aktivieren. Dies 
beinhaltet die Aktivierung des intrinsischen Gerinnungssystems, welches die weitere 
Gerinnungskaskade in Gang setzt. Trotz verschiedenster Ansätze, die Oberflächen der 
Kunststoffe zu modifizieren und damit hämokompatibler zu machen, gibt es bis heute 
beispielsweise keinen kleinlumigen Gefäßersatz für die Bypass-Chirurgie. 
In der Literatur gibt es zahlreiche Strategien, um die Oberflächeneigenschaften von 
Biomaterialien zu modifizieren. Dies beinhaltet die Herstellung von per se anti-thrombogenen 
Oberflächen (z. B. durch Beschichtung mit Heparin oder Phosphorylcholin) (Gore et al., 2014; 
Huangfu et al., 2009), wodurch die Anheftung und Aktivierung von Thrombozyten 
unterbunden werden soll. Weiterhin gibt es Ansätze, die die Adhäsion und Proliferation von 
Endothelzellen erlauben (z. B. durch Anbindung spezifischer Aminosäuresequenzen-Arginin-
Glycin-Asparaginsäure, RGD; Beschichtung mit Fibronektin, etc.) (Joner et al., 2012; Li et al., 
2011). Die Zukunft wird der Endothelialisierung von Biomaterialien im Blutkontakt 
zugesprochen (Liu et al., 2014). Durch eine Endothelialisierung der mit Blut in Kontakt 
kommenden künstlichen Oberflächen wird eine natürliche Auskleidung von Blutgefäßen und 
Herz (Nachman and Jaffe, 2004) imitiert und somit eine anti-thrombogene und anti-
inflammatorische Beschichtung geschaffen (Lee et al., 1993). Eine vollständige Besiedelung 




Thrombosebildung, inflammatorische Zellinfiltration und die Bildung von Neointimazellen 
verhindern (Lee et al., 1993). Mit patienteneigenen Zellen/Progenitorzellen würden sogar die 
Immunreaktionen unterbunden. Die Bedeutung der EC-Abdeckung künstlicher Oberflächen in 
der Gewebe-Technologie (engineering) ist in vitro (Consigny and Vitali, 1998; Gulbins et al., 
2004) gezeigt worden. 
Ein Ansatz zur Verbesserung der Bioverträglichkeit von Polymeren für biomedizinische 
Anwendungen ist eine Beschichtung mit Titan (Ti). Titan zeichnet sich durch eine 
hervorragende Biokompatibilität aus, was insbesondere in der Orthopädie Anwendung findet 
(Schmolders et al., 2015; Reinhold et al., 2011). Titan hat ein niedriges elektrochemisches 
Oberflächenpotential und ist somit biologisch inert (Windecker et al., 2001). Mit Hilfe der 
PACVD-Technik konnten auch biologische Herzklappen (Guldner et al., 2012) und 
thermolabile Kunststoffe (Lehle et al., 2003) mit einer sehr dünnen Titanschicht von 30-50 nm 
versehen werden(Wintermantel and Ha, 2009). Das Verfahren kann je nach Schichtmaterial 
bei Raumtemperatur stattfinden und kombiniert die positiven Materialeigenschaften von Titan 
und Polymer. Damit werden weder die elastischen Eigenschaften noch die 
Oberflächenmikrostrukturen verändert (Lehle et al., 2003). Infolge der höheren 
Oberflächenenergie wird die Benetzbarkeit der Oberfläche verbessert, womit die Kriterien für 
biokompatiblen Materialen erfüllt sind (Wintermantel and Ha, 2009). Zudem können 
komplexe, dreidimensionale Strukturen gleichmäßig beschichtet werden (Lehle et al., 2003).  
Bereits in früheren Arbeiten unserer Arbeitsgruppe wurde eine verbesserte 
Endothelzelladhäsion und –proliferation auf titanbeschichteten Polyurethanen nachgewiesen 
(Lehle et al., 2009; Riescher et al., 2014). So konnte gezeigt werden, dass auf unbeschichteten 
Biomaterialien zwar vereinzelt Zellen oder Zellgruppen adhärieren oder wachsen, jedoch meist 
keine typischen Endothelzellen (Mellander et al., 2005). Dagegen konnten auf titanisierten 
Biomaterialien CD31-positive Endothelzellen nachgewiesen werden (Cikirikcioglu et al., 2006). 
Weitere in vitro Studien bestätigen die verbesserte Endothelialisierbarkeit von 
titanbeschichteten Kunststoffoberflächen (Lehle et al., 2003; Lehle et al., 2009). Weiterhin 
gibt es auch Hinweise dafür, dass diese Art der Beschichtung auch die Thrombogenität des 
Materials verbessert (Guldner et al., 2012). Die Implantation einer titanbeschichteten 
Blutpumpe in die Ziege verhinderte nicht nur die Thrombenbildung, sondern es konnten auch 




werden (Pacella et al., 1994). Bislang gibt es jedoch keine Verwendung dieses Verfahrens für 
kleinlumige Gefäße oder für Pumpkammern von Herzunterstützungssystemen.  
 
2. Zielsetzung 
Im Rahmen eines von der EU geförderten Verbundprojektes (EFRE, Europäische Fonds für 
regionale Entwicklung, gefördert durch das Bayerische Staatsministerium für Wirtschaft und 
Medien) sollte die Endothelialisierbarkeit von verschiedenen Polyurethanen mit und ohne 
Titanbeschichtung unter in vitro Bedingungen untersucht werden. Es sollten folgende Fragen 
untersucht werden 
1. Wird durch eine Titanbeschichtung die Endothelzelladhäsion verschiedener  
        polyether- bzw. polykarbonatbasierter Polyurethane verbessert? 
2. Wie wirkt sich die Titanisierung auf die Endothelzellproliferation aus? 
3. Welche Bedeutung hat die Titanisierung von verschiedenen polyether- bzw.  









3. Material und Methoden  
3.1 Geräte 
Tabelle 1: Auflistung von verwendeten Gerätschaften  
Gerätschaften Hersteller 
β-Counter: WallacMicro beta® Trilux1450 Microbeta 
Liquid Scintillation & Luminescence Counter 
PerkinElmer Life and Analytical Sciences, 
WallacOy, P.O.(USA) 
Brand Transferplette®8(30-300µl) Brand GmbH (Westheim) 
Brustschrank CO2-Auto-Zero Heraeus Holdings GmbH (Hanau) 
CASY® Cell Counter and Analyser System, TTC 
Einstellungen: 
 X-Achse: 0 bis 30 µm 
 Y-Achse: variabel 
Kapillarendurchmesser: 150 µm 
Angesaugtes Probenvolumen: 3x400 µl 
Verdünnungsfaktoren: variabel 
Smoothing 
Schärfe System GmbH (Reutlingen) 
E-max Precision Microplate Reader Molecular Devices Corporation (Sunnyvale, 
USA) 
Eppendorf Multipette Plus Eppendorf Deutschland GmbH (Wesseling-
Berzdorf) 
Eppendorf Reference 10µl Eppendorf Deutschland GmbH 
Fluoreszenzmikroskop Leica DMRE 
Einstellungen: 
Lampenspannung 0,5 V 
Vergrößerungswechsler 1x 
Kondensorfrontlinse  in den Strahlengang geklappt 
Polarisator aus dem Strahlengang 
geklappt 
Analysator aus dem Strahlengang 
geklappt 
Kondensorrevolver Position H 
Interferenzrevolver Position HF 
Fluoreszenzrevolver Position 1 
Aperturblende weit zugezogen 
10er-Objektiv, 40er-Objektiv 
Leica Mikroskopie und System GmbH 
(Wetzlar) 
Gilson Pipetten(20, 100, 200, 1000µl) Gilson (Villiers Le Bel, Frankreich) 
Knick Lab-pH-Meter Digital Elscolab (Utrecht, Niederlande) 
Kryobox Air Liquide (Paris, Frankreich) 




Pipetboy acu Integra BiosciencesGmbH (Fernwald) 
Rüttelplatte Typ VX7 Janka-und-Kunkel AG (Köln) 
Rüttler JKA Vibrax-VXR Janka-und-Kunkel AG 
Sterilbank Hera safe Heraeus® Heraeus Holdings GmbH  
Sterilbank Laminair Heraeus® Heraeus Holdings GmbH  
Vortex Mixer National Laboratory® (Richland, USA) 
Wallac 1420 Victor 3TM plate reader PerkinElmer Life and Analytical Sciences, Inc. 
Waage BP2215 (max. 220 g, d = 0,1mg) Sartorius AG (Göttingen) 
Zentrifuge Megafuge 1.0 R Heraeus Holdings 
3.2 Verbrauchsmaterial 
Tabelle 2: Auflistung von Verbrauchsmaterialien 
6-Well Platten, steril Greiner Labortechnik (Frickenhausen) 
96-Well Platten, steril Nunc (Roskilde, Dänemark) 
96-Well Platten, unsteril M&B Stricker (Oberschleißheim) 
96-Well Platten, unsteril Nunc (Roskilde, Dänemark) 
Kryogefäße 2mL  Carl Roth GmbH & Co. KG (Karlsruhe) 
Eppendorf-Reaktionsgefäße Eppensdorf Deutschland GmbH  
FACS-Reaktionsgefäße Falcon®Polypopylene und 
Polystyrene Round Bottom Tube 5ml  
Becton Dickinson GmbH (Heidelberg) 
Filtermat A, GF/C, 100 per Package  PerkinElmer Life and Analytical Sciences, Inc.  
Pleated Dialysis Tubing, ShakeSkin® Pierce (Rockford, USA) 
S-Monovette®: 5,5ml und 7,5ml  Sarstedt (Nümbrecht) 
Metallringe, Gewebestanze Physikal. Mechan.. Werkstatt der Uni Regensburg 
Objektträger Super Frost Plus  Menzel Gmbh (Braunschweig) 
Polypropylene Round Bottom Tube  Nunc 
Sterile Reaktionsgefäße, 15ml und 50ml  Nunc 
Sterilfilter Sartorius Minisart(0,22µl)  BectonDicinson GmbH 




3.3 Zellkulturmedien und Lösungen  
Tabelle 3: Zellkulturmedien und Lösungen 
Calcein-AM (1mg/ml) solution in anhydrous DMSO:  MolecularProbes Inc. (Eugene, USA) 
CASYton-Verdünnungslösung  Schärfe System GmbH  
Citronensäuremonohydrat:  Merck (Darmstadt) 
Gelatine:  Merck (Darmstadt) 
Gentamycin Roche Diagnostics (Indianapolis, USA) 
Trypsin 2,5%, 10x Invitrogen GmbH (Karlsruhe) 
CellTiter 96®Aqueous One Solution Cell Proliferation 
Assay (MTS) 
Promega(Madison, WI USA) 
fötales Kälberserum, FCS (fetal calfserum) Sigma-Aldrich 
Kollagenase Typ 2 (0,1 U/ml) PAA Laboratories GmbH (Cölbe) 
Paraformaldehyd  Merck (Darmstadt) 
Hepes-Puffer Stammlösung 1M Biochrom AG (Berlin) 
Humanserum Blutgruppe A/B/O Uniklinikum Regensburg Probanden der HTC 
Fibronectin (1mg/ml) human Millipore, Merck (Darmstadt) 
EC-Medium (Endothelial Cell Basal Medium) * Promocell GmbH (Heidelberg) 
*Das fertige Wachstumsmedium wurde mit Supplement-Pack (Promocell, No. C-39215) versetzt (Tabelle 4).  
Tabelle 4: Zusammensetzung des Wachstumsmediums für Endothelzellen 
Endothelzellmedium 500 ml 
FCS (fetal calfserum) 50 ml 
ECGS/H-2 (endothelial cell growth supplement/ heparin) 2 ml 
HEGF (human epidermal growth factor 0,05 µg)  0,5 ml 
HC-500 (Hydrocortison 500 µg)  0,5 ml 
Gentamycin (50 mg/ ml Stammlösung) 500 µl 




Zum Waschen der Zellen wurde eine sterile isotonische phosphat-gepufferte Salzlösung (PBS; 
pH-Wert 7,3) verwendet. Als Stammlösung wurde ein 10-faches Konzentrat hergestellt 
(Tabelle 5). Zusätzlich erfolgte eine Kontrolle des pH-Wertes und ggf. eine Nachjustierung 
mit Salzsäure HCl bzw. Natriumhydroxid NaOH (1 N). 
Tabelle 5: Zusammensetzung 10x PBS-Puffer 
NaCl 80 g 
Na2HPO4 11,5 g 
KCl 2 g 
KH2PO4 2 g 
3.4 Isolierung humaner Endothelzellen aus Gefäßen 
Humane Endothelzellen wurden aus der Vena saphena magna isoliert. Details zur Isolierung 
der Zellen finden sich bei Lehle et al. 2003 (Lehle et al., 2003). Für die Isolierung und 
Kultivierung der Vena saphena Endothelzellen  (HSVECs) besteht schriftliches Einverständnis 
durch den Patienten entsprechend eines positiven Ethikvotums (No. 99/133) der 
Ethikkommission der Universität Regensburg.  
An dieser Stelle wird auf die detaillierte Wiedergabe des Isolierungsprotokolls verzichtet, da 
nur aufgetaute Endothelzellen verwendet wurden. Hier sei auf andere Arbeiten aus der 
Arbeitsgruppe verwiesen (Riescher et al., 2014). 
3.5 Kultivierung humaner Endothelzellen 
Sämtliche Zellkulturarbeiten wurden an einer sterilen Reinraumwerkbank durchgeführt. Die 
Endothelzellen wurden in einem Begasungsbrutschrank bei 37°C, 5% CO2 und einer relativen 
Luftfeuchtigkeit von 97% inkubiert. Wachstum und Morphologie der Zellen wurden täglich 
mit einem inversen Phasenkontrastmikroskop untersucht. Für die Kultivierung der 
Endothelzellen wurde ein Wachstumsmedium (Tabelle 4) verwendet. Für die Kultivierung 
wurden verschiedene Kulturgefäße verwendet. In der Regel wurden die Zellen in 




eigentliche Versuch für die Materialtestung erfolgte dann in 96-Well- Mikrotiterplatten 
(Kulturfläche 0,3 cm2). 
3.5.1 Auftauen von Endothelzellen 
Die bei -180°C (Gasphase von flüssigem Stickstoff) in Passage 1 eingelagerten 
Endothelzellkulturen (ca. 1x106 Zellen/Portion in 1 ml Einfriermedium) wurden im 
Wasserbad (37°C) maximal 2 bis 3 Minuten aufgetaut und sofort mit 5 ml Wachstumsmedium 
versetzt und auf gelatine-beschichtete Kulturplatten (i. d. Regel T25) ausgesät. Nach 4-8 
Stunden erfolgte ein Mediumwechsel, um Restmengen an Dimethylsulfoxid (DMSO) aus dem 
Einfriermedium, sowie nicht-adhärente Zellen und Zellschrott zu entfernen. DMSO (10%) im 
Einfriermedium ist notwendig, um beim Einfrieren eine Kristallbildung in den Zellen zu 
verhindern. Aufgrund der zytotoxischen Wirkung von DMSO auf stoffwechselaktive Zellen, 
wurde dessen Konzentration nach dem Auftauen durch Verdünnung so schnell wie möglich 
reduziert. 
3.5.2 Mediumwechsel 
Monolayerkulturen (d. h. adhärente Zellen, die nach Aussaat zu einem einheitlichen Zellrasen 
auswachsen können) benötigen zu ihrem Wachstum und zur Vitalitätserhaltung einen 
regelmäßigen Wechsel des Mediums, da bestimmte Bestandteile des Mediums einschließlich 
aller Zusätze entweder von den Zellen metabolisiert werden oder bei 37°C (z. B. ist 
Gentamycin nur für 3 Tage bei 37°C stabil) im Verlauf der Zeit zerfallen. 
Die Intervalle der Mediumerneuerung und Subkultivierung variieren in Abhängigkeit von 
Zelltyp, Stoffwechselaktivität und Wachstumsgeschwindigkeit der Zellen. Bei Endothelzellen 
erfolgt ein Mediumwechsel in der Regel dreimal wöchentlich. Dazu wird das Kulturmedium 
abgesaugt und  vorgewärmtes frisches Medium erneut zugegeben. Bei Monolayerkulturen 
sollte ein Verhältnis von Medienvolumen zu Kulturoberfläche von 0,2-0,5/ cm2 gewählt 
werden. Dies entspricht einer Medienhöhe von 2-5 mm mit der die Zellen bedeckt sind. Die 
Mediumhöhe- und damit das Mediumvolumen im Kulturgefäß ist ein kritischer Faktor in der 




Vor und nach jedem Mediumwechsel werden die Zellen unter dem Phasenkontrastmikroskop 
beurteilt (Abbildung. 1). Dies beinhaltet die Dokumentation über die Zelldichte (Konfluenz 
der Kulturen), Vitalität (Ablösen der Zellen) und der Morphologie (Reinheit). Auswachsende 
Endothelzellen bilden in der statischen Zellkultur einen Monolayer aus (Abbildung. 1), wobei 
die Zellen ein mosaikähnliches Muster ausbilden („Kopfsteinpflasterstruktur“). Abgekugelte 
Zellen erscheinen als hell-leuchtende Kugeln im Kulturüberstand. 
 
Abbildung 1: Humane Endothelzellen im Phasenkontrastmikroskop. Endothelzellen bilden einen konfluenten 
Monolayer aus, wobei die gesamte Kulturoberfläche bedeckt ist. Bei den abgekugelten Zellen (runde Zellen im 
Überstand, helle Zellgrenzen) im Überstand handelt es sich um tote Zellen, die durch einen Mediumwechsel 
entfernt werden können. 
3.5.3 Subkultivierung/ Passagieren 
Ist die gesamte Wachstumsfläche von den kultivierten Zellen bedeckt (geschlossener, 
konfluenter Monolayer), so wachsen strikt adhärente Zelllinien nicht mehr weiter, die 
Proliferationsrate sinkt. Dies kann zum Absterben der Kultur führen. Deshalb ist es notwendig, 
die Zellen in diesem Zustand vom Untergrund abzulösen und auf neue Kulturoberflächen 
wieder auszusäen (Passagieren). Der Zellverband wird durch enzymatischen Verdau (i. d. 
Regel Trypsin/ Ethylendiamintetraessigsäure EDTA oder Kollagenase) aufgelöst, in 
Suspension gebracht und nach entsprechender Verdünnung in ein neues Kulturgefäß überführt. 





Abbildung 2: Beispiel für das Wachstum von adhärenten Zellen (Wachstumskurve). Nach Aussaat (Tag 0) 
erfolgt zunächst die Adhäsion und die Regenerierung der Zellen (Lag-Phase, ca. 1 Tag). Danach beginnen die 
Zellen zu proliferieren (Zunahme der Zellzahl, exponentielle Phase). Bei Erreichen der Konfluenz werden die 
Zellen gewöhnlich subkultiviert/passagiert (Gstraunthaler and Lindl, 2013). In der Plateauphase erfolgt keine 
weitere Zellteilung mehr. 
Man unterscheidet dabei vier Phasen 
1. Lag-Phase: Die Zellproliferation läuft nach Aussaat verzögert an, da sich die Zellen 
auf die neuen Wachstumsbedingungen einstellen müssen. 
2. Log-Phase: Das Medium und die Substratoberfläche wirken nicht limitierend. Alle 
Zellen sind teilungsaktiv und die Verdopplungszeit ist konstant. 
3. Stationäre Phase: Die Substratoberfläche ist erschöpft. Die Zunahme der Zellzahl 
kommt zum Stillstand, da sich ein Gleichgewicht zwischen Vermehrung und Zelltod 
einstellt. 
4. Absterbe-Phase: Die Lebendzellzahl nimmt wieder ab. Die Abtötung der Zellen 





3.5.4 Vorgehen beim Passagieren 
Das Medium wird mit einer sterilen Pasteurpipette vorsichtig abgesaugt. Der Zellrasen wird 
mit warmem (Raumtemperatur) PBS einmal vorsichtig gewaschen, mit Trypsin/EDTA oder 
Kollagenase benetzt und bei 37°C im Brutschrank inkubiert. Nach ca. 2 min wird unter dem 
Durchlichtmikroskop die Ablösung der Zellen untersucht. Durch vorsichtiges 
„Abklopfen“ lösen sich die Zellen endgültig aus dem Zellverband. Durch Zugabe von 
frischem Kulturmedium werden die restlichen Zellen abgewaschen und resuspendiert. Das 
FKS im Medium bewirkt zudem eine Hemmung der Proteaseaktivität. Nach Überführen in ein 
steriles Zentrifugengefäß (15 bzw. 50 ml Falcon-Röhrchen) wird die Zellsuspension 
zentrifugiert (1200 UpM, 5 min). Das Zellpellet wird in Wachstumsmedium resuspendiert, auf 
gelatinebeschichtete Kulturplatten ausgesät und im Brutschrank inkubiert. (z. B. werden alle 
Zellen einer T25 – ca. 1x 106 Zellen – auf eine T175 ausgesät und können nach 3-5 Tagen 
geerntet werden). 
Für den eigentlichen Versuch im 96-Well-Maßstab wurden Kulturen verwendet, bei denen der 
Zellrasen eine Konfluenz des Flaschenbodens von 70% bis 90% erreicht hatte. Je nach 
kalkulierter Zellmenge wurden entweder Zellen aus T175 oder T25 verwendet (Passage 3). 
Für T25-Kulturen: Nach Absaugen des Kulturüberstandes und Waschen des Zellrasens wurde 
1 ml Kollagenase zugegeben und ca. 3 min bei 37°C inkubiert. Die abgelösten Zellen wurden 
mit 2x 1 ml Kulturmedium resuspendiert, in ein steriles 15 ml Falcon-Röhrchen übertragen 
und zentrifugiert. Das Zellpellet wurde mit 1 ml frischem Medium resuspendiert und die 
Zellzahl mittels automatischen Zellzählers (CASY) ermittelt. Zur Aussaat in 96-Well Platten 
wurden verschiedene Konzentrationen von Zellsuspension hergestellt. Pro Well (Fläche 0,3 
cm2) wurde 150 µl Zellsuspension ausgesät. Für die Zelladhäsion wurden 20000 Zellen 
(=67.000 Zellen/cm2), für die Proliferationsversuche 5000 Zellen pro Well (17.000 Zellen 
/cm2) ausgesät und für 24 Stunden (Adhäsion) bzw. 3-7 Tage inkubiert. 
3.5.5 Proliferationsverhalten der Endothelzellen unter statischen Kulturbedingungen 
Das Proliferationsverhalten der Endothelzellen (HSVEC) wurde unter statischen 
Kulturbedingungen untersucht. Bei Aussaat von je 5000 Zellen pro Well zeigte sich 
lichtmikroskopisch am Tag  3 eine etwa 70%ige Konfluenz der Zellen. Um zu verhindern, 




Stoffwechselprodukte Einfluss auf das Zellverhalten nehmen, wurde am Tag 3 und 5 nach 
Aussaat ein Mediumwechsel durchgeführt. Zur Erstellung einer Wachstumskurve wurden die 
Zellzahlen am Tag 3, 5 und 7 nach Aussaat mittels CASY bestimmt. Abbildung 3 zeigt das 
Beispiel einer Wachstumskurve von HSVECs. Die Zelldichte wurde lichtmikroskopisch 
kontrolliert (Abbildung 4). 
 
Abbildung 3: Wachstumskinetik von HSVEC. Die Zellzahlen wurden mittels CASY bestimmt und gegen die 
Zeit (in Tagen nach Aussaat) aufgetragen. Mittelwert und Standardabweichung ( Fehlerbalken) aus einer 3-fach-
Bestimmung (eine Kultur). 
 
 
Abbildung 4a und b: Lichtmikroskopische Kontrolle des Zellrasens nach Aussaat von 5000 HSVECs am Tag 1 
und 7. Während nach 1 Tag (a) lediglich vereinzelte adhärente Zellen nachweisbar waren, erreichte die Zellzahl 




3.6 Verwendete Testmaterialien aus Polyurethan und Titanbeschichtung 
3.6.1 Testmaterialien aus verschiedenen Polyurethanen  
Die für die vorliegende Studie verwendeten PU-Materialien (Tabelle 6) wurden in 
Folienform (Dicke 0,5 mm) gekauft. Es handelt sich um thermoplastische PUs (TPU). 
Tabelle 6: Verwendete Polyurethane (PU)  
Testmaterial PU-Typ Produktname Hersteller 
PU_1 PEU Texin® 985 Bayer, Leverkusen, Germany 
PU_2 PEU Tecothane® TT1085 Lubrizol, Wickliffe, Ohio, USA 
PU_3 PEU Elastollan® 1180A BASF, Ludwigshafen, Germany 
PU_4 PCU Desmopan® BASF, Ludwigshafen, Germany 
PEU, polyether-basiertes PU; PCU, polykarbonate-basiertes PU. 
Aus den Folien wurden mit einer speziellen Stanze (pfm medical titanium, Nürnberg) 
scheibenförmige Plättchen (Durchmesser 0,3 cm2) hergestellt.  
3.6.2 Titanbeschichtung mittels PACVD 
Die Beschichtungstechnik ist ausführlich bei Guldner et al (Guldner et al., 2009) beschrieben. 
Es handelt sich dabei um ein patentiertes Verfahren (Patentnummer EP 0 897 997 B1) der 
Firma PFM medical titanium. Sämtliche Testmaterialien wurden von PFM beschichtet (ti_PU) 
und analysiert (2.7). Bei diesem Verfahren wird eine flüchtige Ausgangssubstanz (Precursor, 
Tetrakisdimethylamidotitan, Ti [N CH3)2]4) in die Gasphase überführt. Durch Zufuhr 
thermischer Energie in Form eines Plasmas (z. B. Stickstoffplasma) unter Vakuum wird der 
gasförmige Precursor in fraktionierte, radikalisierte Molekülbestandteile zerlegt und an der zu 
beschichtenden Substratoberfläche abgeschieden (Abbildung 5). Die Dichte der titanhaltigen 





Abbildung 5: Schematische Darstellung des Verfahrens „Plasma-Activated Chemical Vapor Deposition for 
Titanium“, wobei ein titanhaltiger Precursor Tetracisdimethylamidotitan als Ausgangssubstanz im Vakuum 
destruiert wird und die Bruchstücke kovalent an das Substrat gebunden werden (W. et al., 2011). 
Für die biologischen Testungen wurden die unbeschichteten und titanbeschichteten PU-
Plättchen mit Ethanol (70%) und sterilem PBS gewaschen, unter der Sterilbank in 96-Well-
Mikroplatten (Flachboden, Zellsuspensionsplatte, Nunc®, Wiesbaden, Deutschland) 
positioniert und mit sterilen Stahlringen auf dem Boden fixiert. Normale 
Zellkulturoberflächen von 96-Well-Mikrotiterplatten für adhärente Kulturen aus Polystyrol 
(TCP, tissue-cultured polystyrole) (Nunc®) dienten der Referenz. 
3.7 Oberflächenanalyse – XPS und REM 
Die Eigenschaften und Zusammensetzung der titanisierten Oberflächen sind ausführlich bei 
Wintermantel et al (Wintermantel and Ha, 2009) beschrieben. Titanisierte Polyurethane 
(ti_PU) wurden anhand von X-ray Photoelectron Spectroscopy (XPS; Sage 100, SPECS, 
Berlin, Deutschland) analysiert. Durch die Kombination mit einem Sputter-Prozess erhält man 
zusätzlich den Verlauf der Schichtzusammensetzung durch die Schicht (Weisenberg and 





Die Rasterelektronenmikroskopie (REM) wurde genutzt, um die Oberflächenstrukturen der 
Testmaterialien (Lehle et al., 2014) und die Thrombozytenadhäsion (Form der Thrombozyten 
und Ausmaß der Adhäsion) zu charakterisieren. Die Analysen wurden freundlicherweise von 
Frau Katrin Bielenberg durchgeführt. Details zur Probenvorbereitung und Analyse siehe Lehle 
et al. (Lehle et al., 2014) 
3.8 Zellzahlbestimmung mittels CASY 
Die Quantifizierung der Zellzahl erfolgte durch automatisierte Zellzählung mit dem Cell 
Counter and Analyser System (CASY Modell TTC, OLS Omni Life Science, Bremen, 
Abbildung 6).  
 
Abbildung 6: Elektronisches Zellzählgerät nach dem Widerstandsprinzip (CASY® Cell Counter and Analyser 
System, Model TTC: Schärfe System GmbH (Reutlingen Deutschland)) (Gstraunthaler and Lindl, 2013). 
Das Messprinzip (Abbildung 7) beruht auf einer elektrischen Widerstandsmessung in 
Kombination mit einer Echtzeitsignalauswertung. Dabei wird die Zellsuspension in eine 
elektrolytgefüllte Kapillare mit einem Innendurchmesser von 150 µm gesaugt (400 µl), an der 
während der Messung über zwei Platinelektroden eine Spannung angelegt wird. Ihrem 
Volumen entsprechend verdrängen die in der Suspension enthaltenen Zellen beim Durchtritt 
durch die Messkapillare eine bestimmte Menge an Elektrolytlösung. Dies führt entlang der 
Kapillarstrecke zur Erhöhung des Widerstandes, über den der Zellzähler die Zellzahl und das 





Abbildung 7 a und b: Funktionsprinzip der elektronischen Zellzählung. a Ausgangssituation mit suspendierten 
Zellen, b Messvorgang mit Durchtritt einer Zelle durch die Messpore (Gstraunthaler and Lindl, 2013). 
 
 
Abbildung 8: Graphische Darstellung des Messergebnisses im CASY Model TTC (Gstraunthaler and Lindl, 
2013). 
Die jeweilige Pulsfläche ist mit dem Zellvolumen direkt proportional. Mit diesem Verfahren 
kann neben der Bestimmung der Zellzahl, die Größenverteilung der Zellen über einen sehr 
großen Messbereich hochauflösend dargestellt werden. Der große Messbereich ermöglicht die 
gleichzeitige Quantifizierung von Zellschrott, toten Zellen, vitalen Zellen und Zellaggregaten 




Die lebend/tot-Differenzierung der CASY-Systeme verwendet das Stromausschlussverfahren 
(Abbildung 9). Die vitalen Zellen schließen den Strom beim Durchtritt durch die Messpore 
aus und werden in der Größenverteilung mit ihrem tatsächlichen Volumen angezeigt. 
Einhergehend mit dem Zelltod wird die Zellmembran durchlässig für den elektrischen Strom. 
Tote Zellen werden deshalb in der Größenverteilung deutlich kleiner, in etwa mit der Größe 
ihres Zellkerns erfasst. 
 
Abbildung 9: Prinzip des Stromausschlussverfahrens mit dem Histogramm der Verteilung von Zelldebris, 
Zellkern ( tote Zellen) und lebenden Zellen (Gstraunthaler and Lindl, 2013). 
Durchführung: 
1. Vorsichtiges Absaugen des Mediums (150 µl/Well) aus den 96-Well-Platten 
2. Einmaliges Waschen mit warmem PBS (200 µl/Well) 
3. Vorsichtiges Absaugen des PBS mit einer Kanüle 
4. Ablösen der Zellen: Zugabe von Kollagenase (Konzentration 0,1 U/mL (50 µl/Well)) 
5. Inkubation für 3-5 min. im Brutschrank 
6. Kontrolle des Ablösevorgangs mittels Lichtmikroskop (eventuell erneute Inkubation) 
7. Abstoppen der Proteaseaktivität der Kollagenase durch Zugabe von Wachstumsmedium 
100 µl/Well 
8. Lagerung der Zellen in den 96-Well-Platten auf Eis 
9. Resuspendieren der Zellen und Entnahme von 100 µl der Zellsuspension 
10. Zugabe der Zellsuspension in 5 ml Casyton (Verdünnung 1:51), Mischen 





3.9 Mitochondriale Stoffwechselaktivität - MTS-Messung 
Prinzip: Dieser Assay ist eine kolorimetrische Methode zur Bestimmung der Zahl von 
lebenden Zellen. MTS steht für ein gelbes Tetrazoliumsalz. Das Prinzip des MTS-Tests beruht 
auf der Messung der metabolischen Aktivität der Zellen. Das Tetrazoliumsalz MTS wird in 
lebenden Zellen durch das Reduktionsäquivalent NADH + H+ unter Anwesenheit des 
Elektronenüberträgers Phenazinethosulfat (PES) zu einem Formazansalz umgewandelt Die 
Absorption des Formazans wird bei 490 nm gemessen und ist ein Maß für die 
Stoffwechselleistung/Vitalität der Zellen (Herstellerangaben). 
 
Abbildung 10: Bestimmung der Zellzahl durch Messung der metabolischen Aktivität der Zellen (MTS-Test). 
Dieser Test misst die Aktivität der mitochondrialen Dehydrogenasen lebender Zellen, die das Substrat MTS (3-
(4,5-Dimethylthiozol-2-yl)-5-(3-carboxymethoxyphenyl)-2-(4-sulfophenyl) 2H tetrazoliumsalz) mit Hilfe des 
Elektronenüberträgers PES (Phenazinethosulfat) zu Formazan umwandeln. ETR: Electron Transfer Reagent 
Elektronenüberträger, NADH: Nicotinamid-Adenin-Dinukleotid-Hydrogen = Reduktionsäquivalent. (Berridge 
and Tan, 1993)  
Durchführung: 
1. Aussaat von Endothelzellen (5*103 Zellen/Well); Inkubationszeit: 7 Tage  
2. Zellkulturüberstand abgesaugen, einmal mit PBS waschen, Zugabe von 120 µl MTS-
Lösung (100µl Basalmedium + 20µl MTS), Inkubationszeit im Brutschrank 60 min. 
3. Messung des MTS-Reaktionsproduktes bei 490/650 nm (ELISA-Mikrotiterplatten-




3.10 Vitalitätsfärbung mit Calcein-AM 
Prinzip: Calcein AM dringt durch die Zellmembran in vitale Zellen ein, wo die 
Acetoxymethyl-Gruppe enzymatisch durch Esterasen abgespalten wird. Das hierdurch 
entstehende Calcein verbreitet sich in der ganzen Zelle einschließlich der Mitochondrien und 
des Zellkernes. Intrazellulär ist Calcein in der Lage, Calcium zu binden und führt damit zu 
einer leuchtend grünen Fluoreszenz (Excitation 485 nm, Emission 520 nm). 
Der Reaktionsverlauf bei Calcein-AM-gefärbten Endothelzellen wurde im Fluorometer 
(Wallac 1420 Multilabel counter) im Abstand von 15 – 20 s registriert. 
 
 
Abbildung 11: Calcein-AM (Wikipedia) 
Durchführung:  
1. Leere 96-Well-Platten mit 100 µl steriler PBS-Lösung füllen und im Wallac 1420 
Mutilabelcounter messen (Hintergrundfluoreszenz) 
2. PBS vorsichtig absaugen 
3. Herstellung einer Verdünnungsreihe von HSVECs, Aussaat und Inkubation für 24 h im 
Brutschrank 
4. 1 µM Calcein-AM-Lösung in PBS herstellen 
5. Medium über Zellen entfernen, 1x mit PBS waschen, Zugabe von 100 µl PBS, 
Bestimmung der Fluoreszenzintensität 
6. PBS-Lösung entfernen, 100 µl Calcein-AM-Lösung auf Zellen geben, für 15 min bei 




3.11 Adhäsion von PBMCs an Endothelzellen 
Endothelzellen können im direkten Kontakt mit Biomaterialien aktiviert werden (Lehle et al., 
2003). Die Aktivierung ist ein Maß für die inflammatorische Aktivität der Endothelzellen. 
Durch die direkte Bindung von mononukleären Zellen des peripheren Blutes (PBMCs) an 
Endothelzellen kann die inflammatorische Wirkung von Biomaterialien auf kultivierten 
Endothelzellen dargestellt werden. 
Die PBMC wurden aus EDTA–Vollblut von gesunden Spendern mittels Ficoll-
Dichtegradientenzentrifugation isoliert, mit Calcein–AM gefärbt und mit Endothelzellen, die 
auf den verschiedenen Testmaterialien kultiviert wurden (mit und ohne TNF alpha-
Behandlung), koinkubiert. Im Anschluss wurde unter mikroskopischer Kontrolle mit PBS 
gewaschen, bis keine PBMC mehr im Überstand zu sehen waren. Die adhärenten PBMCs 
wurden mit Detergens (1% Triton X-100) lysiert und die Fluoreszenzintensität bestimmt. Die 
Fluoreszenzintensität korreliert mit der Anzahl der gebundenen PBMCs. 
Durchführung: 
1. Aussaat von HSVECs wie oben beschrieben  
2. Am Tag 7 wurde eine Hälfte der Zellen für 4 Stunden mit Tumornekrosefaktor Alpha 
(TNF Alpha) (10 ng/ ml, in Wachstumsmedium) inkubiert 
3. Abnahme von 25 ml Vollblut in EDTA-Röhrchen, 15 min ruhen lassen 
4. 15 ml Ficoll-Lösung in 50 ml-Röhrchen vorlegen und kurz zentrifugieren, sodass die 
Ficoll-Lösung unter die Separationsmembran gedrückt wird. 
5. Vollblut 1:1 mit PBS verdünnen und in das Röhrchen über den Filter schichten 
6. Zentrifugieren: Raumtemperatur, 1800 Umdrehungen pro Minute (UpM), ohne Bremse, 
15 min. Dabei sacken die Erythrozyten und Granulozyten unter die Ficoll-Lösung, das 
Plasma und Blutzellen bleibt über der Ficoll-Lösung. Dabei bilden PBMCs eine feine 
Schicht zwischen Ficoll und Plasma, die Interphase. 
7. Überführen der Interphase („BuffyCoat“) in ein frisches 50ml Falcon und 2x waschen 
mit PBS (50 ml) 
8. Zentrifugieren: 4°C, 1100 UpM, mit Bremse, 10 min 
9. Resuspendieren des Zellpellets in 2 ml Endothel-Basalmedium 
10. Calcein-AM-Färbung der PBMCs, Zugabe von 10 µl Calcein-AM, mischen 




12. Auffüllen ca. 50 ml 1xPBS 
13. Zentrifugieren: 4°C, 1100 UpM, mit Bremse, 10 min 
14. Zellpellet mit 2ml Endothel-Basalmedium resuspendieren 
15. Zellzahlbestimmung im CASY 
16. Verdünnen der PBMC`s auf eine Konzentration von 1,2x 106Zellen/ml 
17. Seriellen Verdünnungsreihe herstellen: 7,5x103 bis 2x 105 PBMCs/150µl Medium zur 
Ermittlung einer Standardgeraden 
18. Kulturüberstand der Endothelzellen (aktivierte und nicht-aktivierte) wird vor PBMC-
Zugabe entfernt 
19. Zugabe von 150 µl der PBMC Suspension zu den Endothelzellen. 
20. Koinkubation mit Endothelzellen bei 37°C, 5% CO2 für 15 min 
21. 2x Waschen mit PBS 
22. Zugabe 120 µl Triton X-100 (1%ig) für 1 h, Raumtemperatur, Schüttler, dunkel 
23. Einfrieren der Proben über Nacht bei -18°C 
24.  Auftauen der Proben auf dem Schüttler im Dunkeln 
25. Messen der Fluoreszenzintensität (0,1 s, 485 nm - 535 nm) 
3.12 Adhäsion von Thrombozyten an Biomaterialien - Hämokompatibilität 
Zunächst wurden Thrombozyten aus Zitratblut von gesunden männlichen Freiwilligen 
gewonnen. Die Blutspender hatten alle ihr schriftliches Einverständnis erteilt (gemäß der 
ethischen Richtlinien der Institution, Ethikvotum-Nr. 10-101-0159). Die Isolierung der 
Thrombozyten und der Thrombozytenadhäsionstest wurden im Detail in der Dissertation von 
S Riescher (Riescher et al., 2014) beschrieben.  
Bevor die Thrombozyten-Adhäsionstests durchgeführt wurden, wurde der Aktivierungsstatus 
aller Thrombozyten-Proben mit Durchflusszytometrie getestet. Die Testung wurde 
freundlicherweise von Frau K Bielenberg durchgeführt. Vorgehen und Daten wurden in der 
vorliegenden Arbeit nicht aufgeführt. Ein Aliquot der Thrombozytensuspension wurde mit 
spezifischen Antikörpern markiert (anti-human CD41-FITC und anti-human CD62P-APC 
(BD Biosciences, Erembodegem, Belgien)) (24 Stunden bei 4°C) und wurde dann analysiert. 





Durchführung des Thrombozytenadhäsionstests: 
1. Ein Teil der EC wurden mit TNF alpha stimuliert: Aktivierung der Endothelzellen mit 
TNF alpha durch Pipettieren von 10 µl einer TNF alpha -Lösung der Konzentration 160 
ng/ ml, in die dafür vorgesehenen Wells mit 150 µl Medium. Volumen pro Well ist dann 
also 160 µl mit einer Konzentration an TNF alpha von 10ng/ml. Ein zweiter Teil der EC 
wurde mit Kulturmedium 4 Stunden inkubiert 
2. Inkubation der Platte mit den aktivierten und nicht aktivierten Zellen im Brutschrank für 
4 Stunden bei 5% CO2, 37°C 
3. Abnahme von Vollblut in Citrat Blutröhrchen (vorher 1 EDTA- Blutröhrchen abnehmen 
und verwerfen um Aktivierung der Thrombozyten durch Einstich und 
Kunststoffberührung zu vermeiden); Blut 15 min ruhen lassen. 
4. Zentrifugieren: Raumtemperatur (RT), 1100 UpM, ohne Bremse, 15 min 
5. Überführen der Plasma-Thrombozyten-Fraktion (über den sedimentierten Erythrozyten 
und Leukozyten) in Polypropylen-Röhrchen 
6. Verdünnung der Thrombozytenfraktion mit Acid-Citrate-Dextrose (ACD) auf 10% 
7. Zentrifugieren: Raumtemperatur, 1400 UpM, 10 min 
8. Resuspendieren des Zellpellets in 1ml RPMI+10%ACD 
9. Zugabe von 5 µl Calcein-AM 1mg/ml, 37°C, 5% CO2, 15min 
10. PP-Röhrchen mit Zellkulturmedium RPMI+10%ACD auffüllen 
11. Zentrifugieren: RT, 1400 Upm, 10min 
12. Überstand absaugen, resuspendieren mit 1 ml RPMI ohne ACD 
13. Zellzählung in der Neubauer-Zählkammer, aber nach Befüllen erst 5 min ruhen lassen 
14. Serielle Verdünnungsreihe erstellen (mit 50 µl/well), beginnend mit der unverdünnten 
Konzentration 
15. 50 µl/well Thrombozyten auf Endothelzellen für 30 min im Brutschrank bei 37°C, 5% 
CO2 
16. Mehrmaliges Waschen mit 1x PBS 
17. Zugabe von 120 µl Triton (1%) für 1 h, RT, dunkel, auf dem Schüttler 
18. Einfrieren der Proben über Nacht bei -18°C 
19. Auftauen der Proben auf dem Schüttler im Dunkeln bei Raumtemperatur 





Durchführung des Nachweises von Thrombozyten auf  PU-Materialien mit REM: 
1. Abnahme von Vollblut in Citrat Blutröhrchen (vorher 1 EDTA- Blutröhrchen 
abnehmen und verwerfen um Aktivierung der Thrombozyten durch Einstich und 
Kunststoffberührung zu vermeiden); Blut 15 min ruhen lassen. 
2. Zentrifugieren: Raumtemperatur (RT), 1100 UpM, ohne Bremse, 15 min 
3. Überführen der Plasma-Thrombozyten-Fraktion (über den sedimentierten Erythrozyten 
und Leukozyten) in Polypropylen-Röhrchen 
4. Fluoreszenz -aktivierte Zellsortierung: 
a) FACS-Röhrchen: 20µl CD41pe + 20µl CD62p-apc + 40µl 1x PBS vorlegen, 
Zugabe 20µl PRP 
b) FACS-Röhrchen: 80µl 1x PBS vorlegen, Zugabe 20µl PRP 
5.  Inkubation der  beiden Röhrchen im Brutschrank 5min, 5% CO2. 
6. Zugabe von 3ml 1,5% BD FACS Lysing Solution (BD-Lyse), 10min, RT, dunkel 
7. Zentrifugieren: Raumtemperatur (RT), 1100 UpM, ohne Bremse, 5 min, verwerfen der 
ÜS bis auf 200µl  
8. Proben im FACS messen 
9. Zellzählung in der Neubauer-Zählkammer, aber nach Befüllen erst 5 min ruhen lassen 
10. Vorbereitung der PU-Materialien 
11. Plättchen für ca. 10sec in 70% EtOH halten, dann für ca. 10sec in dest. Wasser halten, 
danach in 48well Zellsuspensionsplatte legen. 
12. Thrombozytenadhäsion: 
13. Zellsuspension herstellen (pro well 5,2e7 Thrombos  in 150µl Medium = bestimmte 
Menge Medium + Zugabe von bestimmter Menge an Thrombozyten)  
14. 150µl Zellsuspension/ well aussäen. Blank-Plättchen: 150µl Medium zugeben oder 
trocken lassen (die Plättchen nur kurz mit einem kleinen Tropfen bi-dest. Wasser 
(Millipore) benetzt, abgesaugt und sofort ins Vakuum des Raster eingeschleust) 
15. 1h, RT, auf Schüttler langsam schütteln lassen 
1. ÜS vorsichtig verwerfen, 2x Zugabe von 400µl 1x PBS, 
2. ÜS vorsichtig verwerfen, Zugabe von 1ml 30% EtOH, 1h, RT 
3. ÜS vorsichtig verwerfen, Zugabe von 1ml 70% EtOH, 1h, RT 
4. ÜS vorsichtig verwerfen, Zugabe von 1ml 70% EtOH, ü.N. 4°C 




6. ÜS vorsichtig verwerfen, Zugabe von 1ml 96% EtOH, 1h, RT 
7. ÜS vorsichtig verwerfen, Zugabe von 1ml 1000% EtOH, 1h, RT 
8. ÜS vorsichtig verwerfen, Zugabe von 1ml 1000% EtOH, 1h, RT 
16. Probe Kritisch-Punkt-Trocknung mit BALZERS CPD 030 und mit Kohle bedampfen 
17. Probe im Hochvakuum 
18. Rasterelektronenmikroskop 
3.13 Statistik 
Die Daten wurden als Mittelwert mit Standardabweichung (SD) dargestellt. Zur Analyse 
wurden der Wilcoxon-Vorzeichen-Rang-Test und der Friedman-Test verwendet (SPSS-
Version 20.0, IBM SPSS Statistics, USA). p-Werte ≤ 0,05 wurden als signifikant betrachtet. 








In der vorliegenden Arbeit wurde untersucht, ob eine funktionelle Titanbeschichtung die Bio- 
bzw. Hämokompatibilität von verschiedenen PUs verbessert. 
4.1 Schichtzusammensetzung der titanisierten PU-Oberflächen 
Die Schichtzusammensetzung wurde mittels XPS untersucht. Wie aus Abbildung 12 
ersichtlich wird, setzt sich die Oberflächenbeschichtung der beschichteten PU (ti_PU_1-4) 
neben Titan (Ti) auch aus den Elementen Kohlenstoff (C), Stickstoff (N) und Sauerstoff 
(O) zusammen. 
 
Abbildung 12: XPS-Diagramm für titanisierte Polyurethane. Die Oberflächenbeschichtung der 4 verschiedenen 
Polyurethane (PU_1 bis 4) setzt sich aus Titan (Ti), Kohlenstoff (C), Stickstoff (N) und Sauerstoff (O) zusammen. 
Während des Sputter-Prozesses (steigende Sputter-Zeit) ändert sich die Zusammensetzung der einzelnen 
Elemente (Details siehe Text). Die Zusammensetzung der Schicht ist für alle PUs gleich. 
Während des Sputter-Prozesses stieg der Titangehalt in den ersten 30 s auf 18-20 Atom% an 
und blieb für bis zu 300 s stabil. Zwischen den Materialien gab es keine Unterschiede 




Gehalt an C und O im Mittel bei 30 bzw. bei 40 Atom%, während der Gehalt an N 
unverändert zwischen 1 und 4 Atom% war. Mit zunehmender Sputter-Zeit nahm der Ti- und 
O-Gehalt allmählich ab, wohingegen die Kurven des C einen starken Anstieg verzeichneten. 
Dies entspricht dem Übergangsbereich zwischen Beschichtung und Grundsubstanz. Bei den 
unbeschichteten PU-Oberflächen war der Gehalt an C von Anfang an mit etwa 90 Atom% am 
höchsten, während der Anteil an O und N < 10 Atom% war. Es wurde kein Ti nachgewiesen. 
Die Analyse von unbeschichtetem PU_2 ist exemplarisch in Abb. 12 E dargestellt. 
4.2 Oberflächencharakterisierung von unbeschichteten und titanbeschichteten PU-
Oberflächen mittels REM 
Mittels Rasterelektronenmikroskopie (REM) können topographische Änderungen der PU-
Oberflächen nach Titanbeschichtung untersucht werden. Aufgrund der geringen Schichtdicke 
und den Ergebnissen aus einer früheren Untersuchung (Lehle et al., 2004), in der gezeigt 
werden konnte, dass durch das PACVD-Verfahren die Topographie von verschiedensten 
Kunststoffoberflächen nicht verändert (Lehle et al., 2004) wird, wurden die blanken 
Oberflächen der beschichteten und unbeschichteten PU-Materialien nicht separat im REM 
charakterisiert. Bei der Untersuchung der Thrombozytenadhäsion wurden „Risse“ in der 








Abbildung 13a-d: Topographie von unbeschichtetem PU_3 (links) und titanisiertem PU_3 mittels REM. Die 
Aufnahmen stammen aus den Untersuchungen zur Thrombozytenadhäsion. Obere Reihe: Vergrößerung 1:3000; 
untere Reihe: Vergrößerung 1:10000. Die Topographie der PU-Oberfläche wurde durch die Titanbeschichtung 
nicht verändert. Jedoch traten in der Titanschicht „Risse“ auf, die insbesondere bei 10 000-facher Vergrößerung 




4.3 Endothelzelladhäsion von unbeschichteten und titanbeschichteten PU-
Oberflächen 
Um die Biokompatibilität von Biomaterialen zu testen, wurde zunächst die 
Endothelzelladhäsion auf die spezifischen Oberflächen analysiert (Abbildung 14). Ausgesät 
wurden 20000 Zellen pro 0,3 cm2 für 24 Stunden. 
Die meisten Zellen adhärierten auf  TCP, jedoch ließ sich nach 24 Stunden nur noch die Hälfte 
der ausgesäten Zellen nachweisen. Im Allgemeinen war der Grad der Endothelzelladhäsion 
von der Art des PU abhängig. Die Titanbeschichtung führte zu keiner signifikanten 
Verbesserung der Zelladhäsion. Die Beschichtung von PU_3 führte zu einer Zunahme der 
Zelldichte, jedoch war der Unterschied nicht signifikant. Nur wenige Endothelzellen 
adhärierten auf Polycarbonat-basierten (PU_4) Materialien; bevorzugt wurden Polyether-
basierte (PU_1, PU_2, PU_3) Materialien. Bei den unbeschichteten PU-Materialien zeigte im 
Vergleich zu TCP PU_1 (90 ± 1%) die höchste Zelldichte, gefolgt von PU_2 (64 ± 15%; *, 
p≤0.05) und PU_3 (45 ± 22%; *, p≤0.05). 
 
Abbildung 14: Adhäsion von Endothelzellen auf verschiedenen Biomaterialen nach 24 Stunden. Die Zellen 
wurden auf die getesteten Materialen PEU (PU_1, PU_2, PU_3) und PCU (PU_4) mit und ohne die 
Titanschichtung und tissue-culturedpolystyrole (TCP) für 24 Stunden ausgesät (20000 Zellen per 0,3cm2) und 





4.4 Zellvitalitätbestimmung mit Calcein-AM  
Um die Vitalität von HSVECs zu untersuchen, wurden die Testmaterialien mit Endothelzellen  
besiedelt, für 24 Stunden inkubiert und danach mit Calcein-AM gefärbt. Die 
Fluoreszenzintensität gibt Auskunft über die Vitalität der Zellen. 
In Abbildung 15 ist die Fluoreszenzintensität der lebenden Endothelzellen, die auf PEU 
(PU_1, PU_2, PU_3) und PCU (PU_4) mit und ohne die Titanbeschichtung und tissue-
cultured polystyrole (TCP) adhärierten, dargestellt. Vor der Färbung mit Calcein-AM lag die 
Hintergrundfluoreszenz der PU-Testmaterialien (mit und ohne Beschichtung) im Mittel um 
Faktor 2 höher, als TCP. Durch die Calcein-Färbung werden die vitalen Endothelzellen auf der 
TCP-Oberfläche sichtbar (Zunahme um Faktor 13). Während bei unbeschichteten PU-
Materialien (PU_1-4) keine vitalen Zellen nachweisbar waren, wies eine Zunahme der 
Fluoreszenzintensität bei ti_PU_1, _2 und _3 auf das Vorhandensein von lebenden Zellen hin. 
Der Anstieg war am geringsten bei ti_PU_1. Die Titanisierung von PU_4 verhinderte die 









Abbildung 15: Nachweis von lebenden Endothelzellen (EC) auf verschiedenen PUs. Nach Inkubation von 
Endothelzellen mit PU-Biomaterialien wurde deren Vitalität mittels Calcein-AM-Färbung bestimmt (Details 




4.5 Proliferation von Endothelzellen auf unbeschichteten und titanbeschichteten 
PU-Oberflächen 
4.5.1 Proliferationseigenschaften von HSVECs auf TCP 
Zunächst wurden die Wachstumseigenschaften von 8 verschiedenen HSVEC-Kulturen (K553, 
K557, K563, K565, K554, K556, K682, K562) auf normaler Kulturoberfläche (TCP) über 
einen Zeitraum von 7 Tagen verfolgt. Die Zellen jeder Kultur stammten aus einer 
portionsweise eingefrorenen Ausgangskultur. Es wurden drei Versuchsansätze unabhängig 
voneinander durchgeführt. Ausgehend von 5000 Zellen wurde die Zellzahl am Tag 3, 5 und 7 
nach Aussaat bestimmt. 
Trotz gleicher Ausgangsbedingungen (gleiche Vorkultur und gleiches Kultivierungsprotokoll) 
wuchsen die Zellen ein und derselben Kultur in drei unabhängigen Versuchen unterschiedlich.  
Die Zellzahl war im 1. Versuch bei allen Kulturen und zu jedem Zeitpunkt niedriger als beim 
2. und 3. Versuch (Abbildung 16). Im 1. Versuch zeigte sich erst nach dem Tag 5 eine 
Zunahme der Zellzahl (> 5000 Zellen). Bei einer Kultur (K553) nahm die Zellzahl vom Tag 5 
auf den Tag 7 sogar noch ab. 
Im 3. Versuch bot sich eine Zunahme der Zellzahl am Tag 5 und Tag 7. Bei sieben von acht 
Kulturen bot sich ein sigmoider Verlauf mit einer verzögerten Anfangsphase (Lag-Phase), 
einer exponentiellen Wachstumsphase (zwischen dem Tag 3 und Tag 5) und eine stationäre 
Wachstumsphase (Tag 7.). 
Fasst man alle Ergebnisse zusammen (drei Versuche, je acht Kulturen), so war im 
Versuchszeitraum von fünf Tagen eine exponentielle Zunahme der Zellzahl zu beobachten. 
Die Zellzahl nahm um mehr als das Siebenfache zu. Es wurden maximal Zellzahlen von bis 
zu 70000 Zellen gezählt.  Es ergab sich eine signifikante Zunahme der Zellzahl von Tag 3 auf 
Tag 5 (p≤0,003)bzw. auf Tag 7 (p≤0,001). Dagegen nahm die Zellzahl von Tag 5 auf Tag 7 
nicht mehr signifikant zu (p=0,605). Traten am Tag 3 noch große Lücken im Zellrasen auf 




Abbildung 16: Vergleich der Wachstumsgeschwindigkeit der verschiedenen Kulturen von HSVEC in drei 
unabhängigen Versuchsansätzen. Es wurden jeweils 5000 Zellen pro Well (0,3 cm2) auf 96-Well-Kulturplatten in 





Abbildung 17: Repräsentative Fluoreszenzbilder von HSVEC. ECs wurden mit jeweils 5000 Zellen pro 0,3 cm2 
Kulturfläche in 96-Well-Kulturplatten mit EC-Medium ausgesät und am Tag 3 (A) und Tag 7 (B) die Konfluenz 
des Zellrasens im Mikroskop dokumentiert. Zur Visualisierung wurden die Zellen mit Lectin gefärbt. 
4.5.2 Proliferationseigenschaften von HSVECs auf verschiedenen unbeschichteten und 
titanbeschichteten PU-Oberflächen 
Die Fähigkeit von Endothelzellen zu proliferieren, war ein weiteres essentielles Kriterium für 
die Abschätzung der Biokompatibilität verschiedener Biomaterialien. Abbildungen 18 - 20 
zeigen den Einfluss der PU-Materialien auf die Zellzahl der einzelnen Kulturen zu den 
einzelnen Zeitpunkten der Wachstumskurve (Versuch 3). Für die statistische Analyse wurden 
alle Daten von Versuch 1-3 verwendet (Tabelle 7). 
Aufgrund der hohen Variabilität der Zellzahlen von ein und derselben Kultur in unabhängigen 
Versuchen wurde für jeden Materialtest immer eine Positivkontrolle, nämlich die 
entsprechende HSVEC-Kultur auf TCP, mitgeführt. Die entsprechenden Zellzahlen auf den 
Testmaterialien wurde zur Positivkontrolle ins Verhältnis gesetzt (TCP = 100%). 
Am Tag 3 nach Aussaat (Abbildung 18) lag die Zellzahl auf den vier unbeschichteten PU-
Materialien bei 5 von 8 Kulturen (63%) unterhalb der Nachweisgrenze des CASY. Auf PU_4 
waren bei keinem Versuch Zellen nachweisbar. Lediglich bei drei Kulturen waren ab dem Tag 
3 noch Zellen auf unbeschichteten Materialien nachweisbar. Die zusätzliche Titanisierung der 
PUs führte zu einer höheren Zelldichte ab dem Tag 3. Die höchsten Werte wurden für ti_PU_3 





Abbildung 18: Vergleich der Wachstumsgeschwindigkeit von acht verschiedenen HSVEC-Kulturen auf 




Am Tag 5. nach Aussaat (Abbildung. 19) lag die Zellzahl auf den vier unbeschichteten PU-
Materialien bei 2 von 8 Kulturen (25%) (K554, K562) unterhalb der Nachweisgrenze des 
CASY. Auf PU_4 waren wieder keine Zellen nachweisbar. Die Zelldichte auf den 
unbeschichteten PU_1-3 war immer < 40% von TCP. Auf den titanisierten PUs waren 
dagegen immer Zellen nachweisbar. Vereinzelt wurden sogar Zelldichten erreicht, die genauso 
groß waren wie für TCP (für ti_PU_2 und ti_PU_3). 
Am Tag 7. nach Aussaat (Abbildung 20) waren bei 25% der Kulturen (K554, K562) erneut 
keine Zellen auf unbeschichteten Materialien nachweisbar. PU_4 war wieder ohne Zellen. Die 
Zelldichte auf den unbeschichteten PU_1-3 war wieder < 40% im Vergleich zu TCP. Eine 
Ausnahme war K556: Hier war auch am Tag 7 die Zelldichte auf den titanisierten Oberflächen 






Abbildung 19: Vergleich der Wachstumsgeschwindigkeit von acht verschiedenen HSVEC-Kulturen auf 





Abbildung 20: Vergleich der Wachstumsgeschwindigkeit von acht verschiedenen HSVEC-Kulturen auf 




Die Proliferationsfähigkeit der Zellen auf TCP (normale Kulturoberfläche) wurde bereits in 
Kapitel 4.5.1 gezeigt. Der Einfluss der Materialien auf die Zellproliferation ist in Abbildung 
21 wiedergegeben. Die zugehörige Statistik ist in Tabelle 7 zusammengefasst. 
Vergleicht man die Zellzahlen auf TCP mit den einzelnen Materialien, so waren auf den 
unbeschichteten Materialien zu jedem Zeitpunkt signifikant weniger Zellen nachweisbar 
(p≤0,001). Durch die Titanisierung von PU-2 und PU-3 (ti_PU_2, ti_PU_3) wurde bereits an 
Tag 3 annähernd die gleiche Zellzahl wie auf TCP erreicht. Dieser Effekt blieb bis Tag 7 stabil. 
Eine Zunahme der Zellzahl war auch auf ti_PU_1 nachweisbar. Der Effekt war jedoch 
verzögert, sodass erst am Tag 7 nach Aussaat annähernd gleiche Zellzahlen wie auf TCP 
erreicht wurden. Die Titanisierung von PU_4 (ti_PU_4) erreichte nie die Ausbeuten von 
Zellen TCP. 
Vergleicht man die Zellzahlen auf den verschiedenen unbeschichteten PU-Materialien, so 
waren immer signifikant weniger Zellen auf dem polykarbonatbasiertem PU (PU_4) im 
Vergleich zu allen polyetherbasierten PUs (PU-1 bis PU-3) nachweisbar. Der Effekt war 
besonders deutlich an Tag 5 und Tag 7 mit p≤0,001. Am Tag 3 wurde das Signifikanzniveau 
nur knapp oder nicht (für PU_1 vs PU_4, p=0,180) erreicht. Zwischen den polyetherbasierten 
PUs gab es keine Unterschiede. 
Schließlich sollte noch der Frage nachgegangen werden, ob die Titanisierung der einzelnen 
PUs zu einer Verbesserung der Proliferationsaktivität der Endothelzellen führt. Wie aus 
Abbildung 21 und Tabelle 7 ersichtlich, führte die Titanisierung von allen PU-Materialien zu 
einer signifikanten Zunahme der Zellzahl (p≤0,001). Dieser Effekt war bereits 3 Tage nach 










Tabelle 7: Zusammenfassung der statistischen Analyse; Signifikante Unterschiede (p-Wert<0,05) der Mittelwerte 
der Zellzahlen im Vergleich an den Messtagen 3, 5 und 7. Die Normalverteilung der einzelnen Zellzahlen je 
Bedingung (Kultur, Messtag und Material) wurde mittels kolmogorov-Smirnov Test festgestellt. Somit konnten 
die Mittelwerte der Zellzahlen auf den verschiedenen Materialien an einem Messtag mittels einfaktorieller 
ANOVA verglichen werden und ein signifikanter Unterschied identifiziert werden. Varianzhomogenität (Levene-
Test) war dabei nicht gegeben und die durchgeführten post-Hoc-Test (Dunnet-T3, Signifikanzniveau 0,05) am 
jeweiligen signifikant (p>0,05) 
 
 
Tag Material TCP PU-1 Ti-PU-1 PU-2 Ti-PU-2 PU-3 Ti-PU-3 PU-4 Ti-PU-4 
3 TCP / ≤0,001 0,038 ≤0,001 n.s. ≤0,001 n.s. ≤0,001 0,044 
 PU-1  / ≤0,001 n.s. ≤0,001 n.s. ≤0,001 n.s. ≤0,001 
 Ti-PU-1   / ≤0,001 n.s. ≤0,001 n.s. ≤0,001 n.s. 
 PU-2    / ≤0,001 n.s. ≤0,001 0,032 ≤0,001 
 Ti-PU-2     / ≤0,001 n.s. ≤0,001 n.s. 
 PU-3      / ≤0,001 0,026 ≤0,001 
 Ti-PU-3       / ≤0,001 n.s. 
 PU-4        / ≤0,001 
 Ti-PU-4         / 
5 TCP / ≤0,001 0,039 ≤0,001 n.s. ≤0,001 n.s. ≤0,001 0,03 
 PU-1  / 0,002 n.s. ≤0,001 n.s. ≤0,001 0,001 0,002 
 Ti-PU-1   / ≤0,001 n.s. 0,026 n.s. ≤0,001 n.s. 
 PU-2    / ≤0,001 n.s. ≤0,001 ≤0,001 0,001 
 Ti-PU-2     / 0,001 n.s. ≤0,001 n.s. 
 PU-3      / ≤0,001 0,001 0,033 
 Ti-PU-3       / ≤0,001 n.s. 
 PU-4        / ≤0,001 
 Ti-PU-4         / 
7 TCP / ≤0,001 n.s. ≤0,001 n.s. ≤0,001 n.s. ≤0,001 0,011 
 PU-1  / 0,003 n.s. ≤0,001 n.s. ≤0,001 ≤0,001 0,005 
 Ti-PU-1   / 0,002 n.s. 0,009 n.s. ≤0,001 n.s. 
 PU-2    / ≤0,001 n.s. ≤0,001 ≤0,001 0,004 
 Ti-PU-2     / ≤0,001 n.s. ≤0,001 n.s. 
 PU-3      / ≤0,001 ≤0,001 0,045 
 Ti-PU-3       / ≤0,001 n.s. 
 PU-4        / ≤0,001 









Abbildung 21:  Zusammenfassung aller Daten zur Proliferation von HSVECs auf verschiedenen Biomaterialien. 
Die Zellen wurden auf die getesteten Materialien PEU (PU-1, PU-2, PU-3) und PCU (PU-4) mit und ohne die 
Titanbeschichtung und tissue-cultured polystyole (TCP) für sieben Tage ausgesät (5000 Zellen pro 0,3 cm2) und 





4.6 Biokompatibilität von unbeschichteten und titanbeschichteten PU-Oberflächen 
– Mitochondriale Stoffwechselaktivität von Endothelzellen 
Die mitochondriale Stoffwechselaktivität der Endothelzellen wurde nach siebentägiger 
Kultivierung bestimmt. Die Aktivität der EC auf TCP war am höchsten. Dagegen war die 
MTS-Absorption für die Testmaterialien (egal ob beschichtet oder unbeschichtet) im Mittel 
um Faktor 2 signifikant niedriger (p≤0,001). Während die Titanisierung von PU_1 und PU_2 
keine Änderung der Stoffwechselleistung bewirkte, war die MTS-Reaktion für ti_PU_3 
(p=0.003) und ti_PU4 (p=0.008) signifikant höher als für die entsprechenden unbeschichteten 
PUs. (Abbildung 22) 
 
Abbildung 22: Mitochondriale Stoffwechselaktivität von HSVEC auf verschiedenen PU-Materialien. Die Zellen 
von 8 HSVEC-Kulturen wurden auf die getesteten Materialien PEU (PU_1, PU_2, PU_3) und PCU (PU_4) mit 
und ohne die Titanbeschichtung und tissue-cultured polystyrole (TCP) für sieben Tagen ausgesät (5000 Zellen 
pro 0,3cm2) und mit MTS-Lösung inkubiert. Die Absorption bei 490/650 nm gibt einen Hinweis auf die 




4.7 Hämokompatibilität von unbeschichteten und titanbeschichteten PU-
Oberflächen – Thrombozytenadhäsion 
Die Thrombozytenadhäsion an Biomaterialien gibt wichtige Hinweise auf deren 
Hämokompatibilität. In der vorliegenden Studie wurde die Bindung von Calcein-gefärbten 
Thrombozyten auf endothelbesiedelte PU-Materialien (3.6.1) sowie die direkte 
Thrombozytenadhäsion an PU-Materialien (3.6.2) untersucht. 
4.7.1 Thrombozyenadhäsion auf endothelbesiedelten PU-Materialien 
Die Thrombozytenadhäsion wurde in Anlehnung an die Arbeit von Stevens (Stevens, 2004) 
durchgeführt. Dazu wurden Calcein-AM-gefärbte Thrombozyten mit dem Endothel 
beschichteten Biomaterialien für 60 min koinkubiert und die Fluoreszenzintensität der 
gebundenen Thrombozyten bestimmt. 
 
Abbildung 23: Thrombozytenadhäsionstest: Isolierte Thrombozyten wurden zunächst mit Calcein-AM gefärbt 
und dann mit Endothel beschichteten Biomaterialien aus PEU (PU_1, PU_2, PU_3) bzw. PCU (PU_4) mit und 
ohne Titanbeschichtung (ti_PU) und tissue-cultured polystyrole (TCP) koinkubiert. Die Fluorenszenzintensität 




Endothelialisierte TCP-Oberflächen verhinderten weitgehend die Adhäsion von Cacein-
gefärbten Thrombozyten. Dagegen wurden signifikant mehr Thrombozyten auf 
unbeschichteten PUs detektiert. Durch Titanisierung konnte die Thrombozytenadhäsion 
reduziert werden (signifikant). Auf ti_PU_4 wurden vergleichbar wenig Thrombozyten 
gefunden, wie auf TCP (Abbildung 23). 
4.7.2 Nachweis von adhärenten Thrombozyten mittels REM 
In einem weiteren Versuchsansatz wurden die Testmaterialien mit isolierten, nicht-markierten 
Thrombozyten koinkubiert, fixiert und im REM analysiert. Repräsentative REM-Aufnahmen 
sind in Abbildung 23 wiedergegeben. 
Auf PCU (PU_4, unbeschichtet und beschichtet) adhärierten keine oder nur wenige 
Thrombozyten (Abbildung. 24 G, H). Unbeschichtete PEUs unterschieden sich in ihrer 
Hämokompatibilität: Während Thrombozyten auf PU_1 ein dichtes Fibrinnetzwerk bildeten 
(Abbildung. 24 A), adhärierten auf PU_2 und PU_3 nur einzelne Thrombozyten und kleinere 
Aggregate (Abbildung. 24 C, E). Die Titanisierung von PU_1 bewirkte eine reduzierte 
Thrombozytenadhäsion. Dennoch wurden kleinere Ansammlungen aggregierter 
Thrombozyten detektiert (Abbildung. 24 B) – ein Hinweis auf eine mögliche thrombogene 
Eigenschaft dieser Oberfläche. Die Titanisierung von PU_2 führte zu einer massiven 
Thrombozytenaggregation/-aktivierung und zur Ausbildung eines ausgedehnten 
Fibrinnetzwerks (Abbildung. 24 D). Im Gegensatz dazu hatte die Titanisierung von PU_3 
keinen Einfluss auf die Thrombozytenadhäsion. Die Zelldichte und die Form der adhärenten 
Thrombozyten waren mit den Bedingungen auf unbeschichtetem PU_3 vergleichbar 





Abbildung 24: Repräsentative REM-Aufnahmen von adhärenten Thrombozyten auf (A) PU_1, (B) ti_PU_1, (C) 





4.8 Inflammatorische Wirkung von unbeschichteten und titanbeschichteten PU-
Oberflächen auf humane Endothelzellen 
Um die inflammatorische Wirkung von beschichteten und unbeschichteten PU-Materialien 
auf HSVECs zu untersuchen, wurden die Testmaterialien zunächst mit Endothelzellen 
besiedelt und für 7 Tage inkubiert. Ein Teil der Ansätze wurde für die Bestimmung der 
Zellzahl am Tag 7 verwendet. Der 2. Teil wurde mit vitalen Calcein-gefärbten PBMCs 
inkubiert. Bei einer Aktivierung der Endothelzellen sollten vermehrt PBMCs gebunden 
werden. Abbildung 25 gibt die gemessene Fluoreszenzintensität pro Endothelzelle an, also 
die Anzahl der gebundenen Calcein- gefärbten PBMCs pro Endothelzelle. Nach 7 Tagen 
konnte auf den auf TCP ausgesäten EC nur wenig PBMCs nachgewiesen werden. Geht man 
davon aus, dass PBMCs nur an aktivierte EC binden und berücksichtigt man die großen 
Unterschiede der Zelldichten auf den unterschiedlichen PU-Materialien, so zeigte sich eine 
signifikante Zunahme der Fluoreszenzintensität pro EC für alle PU-Materialien. Auf PU-4 
wurden keine Zellen gefunden, daher war auch die Fluoreszenzintensität pro EC gleich Null. 
 
Abbildung 25: Die inflammatorische Aktivität von Endothelzellen (EC) auf verschiedenen PUs. Die 
Endothelzellen wurden für sieben Tage ausgesät, und anschließend mit Calcein-AM-gefärbten PBMCs inkubiert. 
Die Fluorenszenzintensität dient als Maß für die Anzahl der adhärenten PBMCs pro Zelle. * p≤0,05 beim 





In der vorliegenden Arbeit wurde gezeigt, dass Polyurethane schlecht endothelialisierbar sind. 
Während polyether-basierte Polyurethane (PEU) zwar eine Endothelzelladhäsion auf der 
Oberfläche erlaubten, waren nahezu keine Endothelzellen auf polycarbonat-basiertem 
Polyurethan (PCU) nachweisbar. Adhärente Zellen zeigten so gut wie keine proliferative 
Aktivität. Erst durch die Titanisierung mittels PACVD war ein Wachstum der Zellen auf PEUs 
möglich. Jedoch waren die Endothelzellen aktiviert, was sich in einer verstärkten PBMC-
Adhäsion auf den Zellen äußerte. Weiterhin wurde gezeigt, dass Polyurethane eine 
unterschiedliche Hämokompatibilität aufweisen. Der Grad der Thrombozytenadhäsion nahm 
in der Reihe Texin > Tecothane > Elastollan > Desmopan ab. Durch die Titanisierung konnte 
lediglich die Hämokompatibilität von Texin verbessert werden. 
5.1 Methodik zur Endothelialisierung von Biomaterialien 
Aufgrund der physiologischen Funktion stellen Endothelzellen die beste anti-thrombogene 
Oberfläche dar (Behrendt and Ganz, 2002). 
In der vorliegenden Arbeit wurde auf Methoden aus früheren Untersuchungen 
zurückgegriffen (Lehle et al., 2003; Riescher et al., 2014). Dies beinhaltete die Verwendung 
von patientenspezifischen Endothelzellen. Damit kommt man dem eingangs angesprochenen 
Ziel, der Verwendung von Patientenmaterial und damit der Reduzierung immunologischer 
Reaktionen, ein Stück näher. Trotz identischem Kultivierungsprotokoll und vergleichbarer 
Ausgangsbedingungen reagierte jede der 8 Kulturen unterschiedlich in ihrem Wachstum, was 
u. U. mit der Herkunft der Zellen aus arteriosklerotischen Venenpräparaten oder mit der 
Heterogenität von Primärzellen erklärt werden kann. Die dreimalige unabhängige 
Durchführung der Versuche zeigte außerdem, dass mit zunehmender Erfahrung des 
„Operators“ die Zellzahlen im Kulturansatz zunahmen. Während im ersten Ansatz die 
Zellzahlen auch nach 7 Tagen noch sehr niedrig waren, nahm die Zellzahl im dritten Versuch 
um Faktor 7 bis 10 signifikant zu. Diese Unterschiede spiegeln die zunehmende Erfahrung im 
Umgang mit den Zellen als auch mit der Messmethodik am CASY wider. Möglich Ursachen 
hierfür könnten z. B. anfängliche verlängerte Ablösungszeit der Zellen mit der Trypsinlösung 




Verankerung der Zellen von der Kulturoberfläche, sondern schädigt auch die Zellmembran 
(McDowall and Hunter, 2011), was zur Zelllyse führen kann (McDowall and Hunter, 2011). 
Häufig wird bei zu langer Trypsininkubation auch eine Aggregation der Zellen beobachtet 
(McDowall and Hunter, 2011), wodurch sich die Zellausbeute deutlich reduziert. Weiterhin 
muss berücksichtigt werden, dass es sich um aufgetaute und keine frischen Zellen handelte. 
Es wäre denkbar, dass das im Einfriermedium enthaltene Zellgift DMSO nach dem Auftauen 
zu lange auf die Zellen wirken konnte (Da Violante et al., 2002). Aufgrund der schlechten 
Proliferationsaktivität der Zellen im ersten Ansatz wurde dies für die folgenden unabhängigen 
Versuche berücksichtigt und die Zeiten sowohl nach dem Auftauen als auch im Kontakt mit 
Trypsin reduziert und penibel eingehalten. Kritisch für primäre Endothelzellen ist es 
außerdem, wenn zu wenige Zellen ausgesät werden. Endothelzellen müssen in Kultur Kontakt 
zueinander aufnehmen können, nur so können sie auch proliferieren (Cleaver and Melton, 
2003). Unabhängig von diesen Einschränkungen war in jedem Ansatz eine 
Proliferationsaktivität der Zellen auf TCP nachweisbar, weshalb alle Daten für die Analysen 
verwendet wurden. 
5.2 Adhäsion von Endothelzellen auf unterschiedlichen Polyurethanen 
Die Zelladhäsion ist ein früher und zentraler Vorgang der Interaktion von Zellen mit 
Biomaterialien (Wintermantel and Ha, 2009). Die Zellproliferation setzt eine Zelladhäsion 
voraus. Sie spielt bei zahlreichen physiologischen Prozessen (z .B. Proliferation und 
Differenzierung) eine wichtige Rolle und ist eine wesentliche Voraussetzung für die 
Gewebeintegration (Wikipedia, 2015). 
In der vorliegenden Arbeit konnte gezeigt werden, dass die unterschiedlichen 
Oberflächeneigenschaften von TCP, PCU und PEU die Adhäsion von primären 
Endothelzellen nachhaltig beeinflussen. Maximale Zelladhäsion war auf 
fibronektinbeschichtetem TCP nachweisbar, was bekanntermaßen die optimale Oberfläche für 
Endothelzellen in Kultur darstellt. Nichtsdestotrotz war nach 24 Stunden nur noch etwa die 
Hälfte der ursprünglichen Zellen nachweisbar. Auch hier könnte die zytotoxische Wirkung 
von Trypsin eine Rolle spielen. Bei den Testmaterialien beeinflusste die Art des PU den Grad 
der Endothelzelladhäsion. So adhärierten auf PCU nur etwa ein Drittel der erwarteten 




ungenügend auf PU-Materialien adhärieren (Lehle et al., 2009). Bereits in früheren Arbeiten 
wurde gezeigt, dass durch eine Modifizierung der Oberflächen die Zellularisierbarkeit 
verbessert werden kann. So war nur durch eine kovalente Bindung von RGD-Peptiden, der 
funktionalen Domäne von Fibronektin, an PCU eine relativ schnelle Endothelialisierung mit 
endothelialen Progenitorzellen im Tiermodell möglich (Mel et al., 2009). Eine weitere 
Möglichkeit der Modifizierung stellt die Titanisierung der Oberfläche dar (Lehle 2003; 
Riescher 2014). In der vorliegenden Arbeit bewirkte die Titanbeschichtung mittels PACVD-
Technologie per se keine Verbesserung der Zelladhäsion. Dieses Ergebnis war abweichend zu 
früheren in vitro-Studien (Lehle et al., 2003; Riescher et al., 2014). In diesen Arbeiten wurden 
jedoch andere PU-Materialien verwendet. So untersuchte Riescher und Mitarbeiter die 
Biokompatibilität von Elastollan® (Riescher et al., 2014). Bei Lehle et al (Lehle et al., 2003) 
wurde der PU-Typ nicht näher klassifiziert. Aus Untersuchungen von Zdrahla et al. (Zdrahala 
and Zdrahala, 1999) geht hervor, dass die unterschiedlichen Ergebnisse möglicherweise auf 
die hohe Variabilität des PU-Stoffes zurückzuführen sein könnte. PUs unterscheiden sich 
wesentlich in ihren Oberflächeneigenschaften (Zdrahala and Zdrahala, 1999). Besonders 
wichtig ist dabei die Oberflächenenergie, die von den Kettenstrukturen der PUs und den 
polaren Wechselwirkungen, Ionenimplantation und Hydrogen-Verbindungen zwischen den 
weichen und harten Segmenten gesteuert wird. Diese wirkt sich besonders auf die 
Hydrophobizität aus (Lehle et al., 2009). Letzteres mag auch den Beschichtungsprozess 
mittels PACVD beeinträchtigen. Laut XPS-Analysen befand sich auf jedem Testmaterial die 
gleiche Schichtzusammensetzung nach Beschichtung. Allerdings waren kleinste Haarrisse in 
der Beschichtung im REM nachweisbar, was vermuten lässt, dass die Endothelzellen den 
Kunststoff unter der Schicht „sehen“ und sogar diese kleinen Oberflächen ausreichen, sodass 
die Zellen nur bedingt adhärieren. Dafür spricht auch, dass die Risse kein Titan enthielten, 
was in zusätzlichen EDX-Messungen von der Herstellerfirma nachträglich gezeigt wurde. 
Jedoch scheint dies nur bei PU aufzutreten. Gleichzeitige Messungen mit beschichteten 
PTFE-Oberflächen zeigten auch Risse, jedoch befand sich darin auch Titan. 
5.3 Proliferation von Endothelzellen auf unterschiedlichen Polyurethanen 
Endothelzellen wie auch Fibroblasten adhärieren nicht nur schlecht auf manchen 
unbeschichteten Polyurethanen (Lehle et al., 2009), sondern zeigen auch eine eingeschränkte 




ungünstige Oberflächeneigenschaften, was nicht nur die Adhäsion, sondern auch die 
Proliferation der Endothelzellen deutlich einschränkte. Während unbeschichtete PEUs eher 
eine Zunahme der Zelldichte über 7 Tage erlaubten, waren auf PCU keinerlei Zellen 
nachweisbar. Nicht-modifiziertes PCU ist also nicht für eine Endothelialisierung geeignet. 
Analog zu früheren in vitro Untersuchungen, die gezeigt hatten, dass eine Titanisierung von 
PU-Oberflächen die Endothelzellproliferation verbessert (Lehle et al., 2003; Riescher et al., 
2014), war auch in der vorliegenden Arbeit eine signifikante Zunahme der 
Endothelzellproliferation nach Beschichtung von PEUs nachweisbar. Lediglich das in der 
vorliegenden Arbeit untersuchte PCU (Desmopan) zeigte auch nach Titanisierung keine 
verbesserte Zellabdeckung. Dieses Verfahren erlaubte sogar die Zellularisierung von Teflon- 
und Silikonoberflächen (Lehle et al., 2003). So führte die Titanisierung der Kunststoffe in 
dieser Arbeit zu einer besseren Endothelzelladhäsion und ermöglichten eine Zellvermehrung, 
ohne dabei die Zellen zu aktivieren (Lehle et al., 2003). Darüber hinaus war auch die 
Stoffwechselleistung der Zellen auf titanisierten Kunststoffen signifikant erhöht, was in der 
vorliegenden Arbeit nicht gezeigt werden konnte. Die Stoffwechselleistung der Zellen auf den 
titanisierten PUs war in der vorliegenden Studie nur tendenziell erhöht. Die unterschiedlichen 
Ergebnisse zu früheren Studien könnten auf die Risse in der Titanschicht zurückzuführen sein 
(siehe Diskussion 4.2). Es kann nur darüber spekuliert werden, dass die Fläche der Risse 
ausreicht, dass Endothelzellen schlechter adhärieren und schlechter wachsen. Andere 
Materialien scheinen hier besser geeignet zu sein. So wurde die PACVD-Technik auch für die 
Titanisierung von biologischen Herzklappen eingesetzt. Im Tiermodell zeigte sich, dass diese 
Oberflächen im Langzeitversuch sogar mit Endothelzellen besiedelt waren 
(immunhistochemische Färbung von-Willebrand-Faktor) (Guldner et al., 2009) 
5.4 Endothelzellaktivierung nach Adhäsion auf verschiedenen Polyurethanen 
Neben der Endothelialisierbarkeit eines Biomaterials ist auch die Funktionsfähigkeit dieser 
Zellen wichtig, um Thrombosierung zu vermeiden. So kann der Kontakt von Endothelzellen 
mit Biomaterialien zu deren Aktivierung führen. Durch Expression von Adhäsionsmolekülen 
auf Endothelzellen und der Freisetzung von Zytokinen wird die Blutgerinnung aktiviert, und 




Ein Funktionstest – die Adhäsion von Calcein-AM-gefärbten PBMCs (Schoen et al., 1988) – 
erlaubt den Nachweis von aktivierten Endothelzellen auf Testmaterialien (Lehle et al., 2003). 
In der vorliegenden Arbeit wurde gezeigt, dass die Kultivierung von HSVECs auf TCP zu 
keiner Aktivierung der Zellen führte. Im Gegensatz dazu wurden signifikant mehr PBMCs auf 
Endothelzellen nachgewiesen, die primär auf den Testmaterialien ausgesät wurden. Auffallend 
war die massive Adhäsion der PBMCs an Endothelzellen, die für 7 Tage auf Texin kultiviert 
wurden. Die Titanisierung zeigte keinen Effekt auf die PBMC-Adhäsion. Dies widerspricht 
dem Ergebnis einer vorangegangenen in vitro Studie (Lehle et al., 2003). Die Beschichtung 
verschiedenster Kunststoffe mit Titancarboxonitrid (PU, Silicon, Polypropylene, 
Polytetrafluoroethylene, Polyethyleneterephthalate) hatte keine Auswirkung auf die 
proinflammatorische Reaktion von adhärenten HSVECs (Lehle et al., 2003). Es bleibt offen, 
ob die inflammatorische Reaktion der Zellen auch auf den Kontakt mit den Rissen in der 
Titanschicht zurückzuführen ist. 
Zusammenfassend lässt sich feststellen, dass jedes Polymer und jegliche 
Oberflächenmodifizierung eine individuelle Bio- und Zyto-Kompatibilitätstestung erfordert. 
Zusätzliche Funktionsanalysen der Endothelzellen liefern zusätzliche Informationen über die 
inflammatorische Reaktion der Zellen nach Kontakt mit dem Biomaterial – ein möglicher 
Grund für trotzdem stattfindende Thrombenbildung. 
5.5 Thrombogenität verschiedener Polyurethane 
Eine Abdeckung von Kunststoffoberflächen mit körpereigenen Endothelzellen ist und bleibt 
eine Vision für eine optimale Prothese im Blutkontakt. Eine stabile Endothelzelladhäsion 
reicht noch lange nicht aus. Sobald Scherkräfte auftreten, lösen sich die Zellen häufig ab 
(Schoen et al., 1988). Trotz vieler unterschiedlicher Strategien ist es bislang nicht gelungen, 
stabile Endothelzelllagen auf Kunststoffprothesen im Blutkontakt beim Menschen 
herzustellen, weder nach in vitro-Endothelialisierung im Bioreaktor und anschließender 
Implantation in den Körper, noch durch in vivo Endothelialisierung von Grafts im direkten 
Blutkontakt. Beides funktioniert nur im Tier (Fischlein and Fasol, 1996). Eine andere 
Strategie, nämlich die Modifizierung der Oberfläche, dass per se keine Zellen binden, 
insbesondere keine Thrombozyten, z. B. zunehmende Hydrophilie der Oberflächen (Rabinow 




bei Akutsituationen, wenn keine Zeit für zeit- und materialaufwändige Endothelialisierungen 
im Bioreaktor zur Verfügung steht, wie z. B. bei der Notwendigkeit von 
Herzunterstützungssystemen. 
Die Thrombenbildung beginnt mit Proteinadsorption und anschließender 
Thrombozytenadhäsion an das fremde Material (Arvidsson et al., 2007). Diese Eigenschaft 
macht man sich beim Thrombozytenadhäsionstest (Xu et al., 2014) zunutze. Mittels REM 
kann man sowohl die Zelldichte als auch die Morphologie der Thrombozyten, die Auskunft 
über den Aktivierungszustand der Thrombozyten gibt, beschreiben (Srinivasan et al., 2010). 
Gesucht war ein Material, an das keine Thrombozyten binden. Aus einer anderen bislang nicht 
veröffentlichten Studie, bei der die Oberfläche eines anderen PCUs chemisch modifiziert 
wurde (mit über 100 verschiedenen Variationen), war bekannt, dass Thrombozyten unter in 
vitro Bedingungen immer adhärieren, jedoch die Morphologie deutlich unterschiedlich sein 
kann. 
Das in der vorliegenden Studie verwendete PCU (Desmopan) verhinderte eine 
Thrombozytenadhäsion. Eine zusätzliche Titanbeschichtung hatte keinen Einfluss auf dieses 
Ergebnis. In einer Arbeit von Weisenberg und Mooradian (Weisenberg and Mooradian, 
2002) wurde ein nicht näher charakterisiertes PCU untersucht, an das zwar Thrombozyten 
adherierten, jedoch wies die runde Form mit nur geringer Pseudopodienbildung auf nicht-
aktivierte Thrombozyten hin. Im ruhenden, nicht aktivierten Zustand weisen die Blutplättchen 
eine charakteristische diskoide Form auf (Boles and Mackman, 2010). Werden die 
Thrombozyten aktiviert, führen sie einen Gestaltenwandel durch. Dabei bilden sie durch 
Ausstülpungen der Zytoplasmamembran kurze Pseudopodien und lange Filopodien aus, 
wodurch sich ihre Oberfläche vergrößern kann (Furie and Furie, 2005). Jedoch scheint die 
Thrombogenität vom PCU-Typ abhängig zu sein. In einer anderen in vitro Studie führte der 
direkte Blutkontakt mit spezifischen PCUs (Carbothane, ChronoflexCorethane 80A und 
Corethane 55D) zu einer Hämolyse (Belanger et al., 2000). Auch bei den PEUs gibt es 
offensichtlich große Unterschiede im Grad der Thrombozytenadhäsion. Während Texin (PU_1) 
komplett mit einem Kollagennetzwerk aus aggregierten und aktivierten Thrombozyten 
bedeckt wurde, wies Tecothane (PU_2) eine geringere Dichte adhärenter Thrombozyten auf. 
Jedoch wies die verzweigte Form der adhärenten Thrombozyten mit langen Pseudopodien auf 




und Tecothane zeigten auch in einem ex vivo Kreislaufmodell eine verringerte 
Thrombozytenadhäsion (Belanger et al., 2000). Eine zusätzliche Titanbeschichtung führte 
lediglich bei Texin (PU_1) zu einer signifikanten Reduzierung der Thrombozytenadhäsion. 
Nichtsdestotrotz blieben kleine Ansammlungen von Thrombozyten zurück, welche auf das 
potentielle Risiko von Thrombozytenaggregation auf dieser Oberfläche hinwiesen. Hier 
scheinen die beschriebenen Risse keine Bedeutung für die Thrombozytenbindung zu haben. 
Ähnliche Ergebnisse wurden von Riescher et al beschrieben (Riescher et al., 2014). Bei dieser 
Arbeit war das jedoch nur ein sekundärer Effekt, da durch die Titanisierung ein Monolayer 
von Endothelzellen ermöglicht wurde, auf dem keine Thrombozyten binden konnten. Auch 
Tierstudien bestätigten die verbesserte Hämokompatibilität von Titancarboxonitrid-
beschichteten Kunststoffen (Bago et al., 2013). Die Implantation von titanbeschichteten 
Pumpkammern aus PTFE als biomechanische Herzen in Ziegen wies auch im 
Langzeitversuch über 8 Wochen keine Thrombenbildung in der Pumpkammer auf (Guldner et 
al., 2012). Ohne Beschichtung entstand bereits nach einer Woche ein dicht gepackter 
Thrombus in der Pumpkammer. Die erhöhte Thrombogenität von Tecothane (PU_2) nach der 
Titanbeschichtung war überraschend. Der kausale Zusammenhang bei diesem Ergebnis lässt 
sich nicht eindeutig erklären. Man kann darüber spekulieren, dass sich durch die Titanisierung 
die Oberflächenbeschaffenheit dramatisch ändert und so die massive Thrombozytenadhäsion 
begünstigt. 
Die Ergebnisse aus den REM-Untersuchungen konnten mit einer anderen Methode nur zum 
Teil bestätigt werden. Ein Thrombozytenadhäsionstest zeigte nicht nur für unbeschichtetes 
Texin eine verstärkte Adhäsion von Calcein-AM-gefärbten Thrombozyten sondern auch für 
Tecothane. Alle anderen Materialien waren vergleichbar in ihrer thrombogenen Eigenschaft. 
Eine Erklärung für die unterschiedlichen Ergebnisse liegt vermutlich in der Wahl der 
Methodik. Es kann nicht ausgeschlossen werden, dass durch die zusätzliche Färbung mit 
Calcein-AM die isolierten Thrombozyten aktiviert wurden. Das wurde für diese Versuchsreihe 
nicht getestet. Dagegen wurden sämtliche Thrombozytenpräparationen für die REM-
Untersuchungen vor dem Materialkontakt auf ihre Aktivierung durchflusszytometrisch 
untersucht (Expression von CD61, Daten nicht gezeigt). Es wurden nur Präparationen mit < 




Zusammenfassend lässt sich anmerken, dass die Aussagekraft von einem in vitro Test nicht 
genügt, um die Thrombogenität von Biomaterialien zu beschreiben. Letztendlich wird nur der 
direkte Blutkontakt in einem Tiermodell bezüglich einer Verbesserung der 





Die Titanbeschichtung von PUs unter Anwendung der PACVD-Technik ist eine angemessene 
Methode zur Verbesserung der Endothelialisierbarkeit dieser Polymere. Jedoch stößt diese 
Beschichtungstechnik dabei an ihre Grenzen. Das Auftreten von Haarrissen in der Schicht 
verhindert die Komplettabdeckung der PU-Oberfläche. Endothelzellen sind offensichtlich in 
der Lage, diese kleinen Stellen zu erkennen, was die Proliferationsaktivität der Zellen 
herabsetzt und die Zellen zudem aktiviert. Beides ist für eine Endothelialisierung 
kontraproduktiv. 
Für die Akutsituation bietet sich eine per se anti-thrombogene Oberfläche an. Am 
interessantesten scheint hier der Einsatz von PCU zu sein; im vorliegenden Fall könnte 
Desmopan das Material der Wahl sein, da es keinerlei Thrombozytenadhäsion erlaubt und 
damit von allen untersuchten Materialien die beste Hämokompatibilität aufweist. PCU bietet 
einen weiteren Vorteil. Im Gegensatz zu PEU zeigen PCUs eine reduzierte oxidative 
Biodegeneration (Tang et al., 2001; Salacinski et al., 2002; Chandy et al., 2009). Diese 
Eigenschaft erlaubt auch den Langzeiteinsatz, was für den kardiovaskulären Bypass wichtig 
werden könnte. Ob die beschriebene Hämokompatibilität und die elastischen Eigenschaften 
dieses Materials jedoch ausreichen, um für kleinlumige Gefäßprothesen oder für 
Pumpkammern von Herzunterstützungssystemen attraktiv zu sein, müssen weiterführende 











% (vol/ vol) Volumenprozent  
% (wt/ vol) Gewichtsprozent 
ACD Acid-Citrate-Dextrose 
AS Aminosäure 
CASY Cell Counter and Analyzer System 
DMSO Dimethylsulfoxid 
EC Endothelzellen 
ECGS/H-2 endothelial cell growth supplement/heparin 
ECL Electrochemistry Laboratory 
EDTA Ethylendiamintetraessigsäure 
eNOS Endotheliale Stickstoffmonoxid-Synthase 
FCS Fötales Kälberserum  
HC Hydrocortison 




PACVD Plasma Assisted (Enhanced) Physical Vapour Deposition 
PBMC mononukleäre Zellen des peripheren Blutes 
PBS phosphatgepufferte Salzlösung 
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Polykarbonatbasierte Polyurethane (PCU) wie auch polyetherbasierte Polyurethane (PEU) 
werden als medizinische Implantate verwendet, jedoch ist deren Hämokompatibilität begrenzt. 
In der vorliegenden Studie wurden die Bio- und Hämokompatibilität von titanbeschichteten 
PCU und PEU unter in vitro Bedingungen (mittels Endothelzell-Adhäsion/Proliferation und 
Thrombozytenadhäsion unter dem REM) untersucht. Die PACVD-Technik erlaubt eine 
Titanisierung von Polyurethanen auch bei niedrigeren Temperaturen, wodurch sich die 
Oberflächeneigenschaften dahingehend verändern, dass Endothelzellen auf diesen Flächen 
vermehrt proliferieren im Gegensatz zu den unbeschichteten Basismaterialien. Dies trifft 
jedoch nur für PEU zu, nicht für das untersuchte PCU. Das Auftreten von feinen Haarrissen in 
der Beschichtung erhöht allerdings das Risiko, dass kein kompletter Monolayer ausgebildet 
werden kann und dass unter in vivo Bedingungen die Stabilität des Zellrasens eingeschränkt 
sein könnte. Die Testung unter Flussbedingungen im Bioreaktor könnte hier Klarheit schaffen. 
Die Verwendung als per se antithrombogene Oberfläche (also ohne Endothelzellen) hängt 
ebenfalls vom verwendeten PU-Typ ab. Bei diesen Untersuchungen kristallisierte sich 
titanbeschichtetes Texin als eine gute Option für ein hämokompatibles Material heraus. 
Jedoch waren auch hier kleinere Stellen auf der Oberfläche mit aggregierten Thrombozyten 
besetzt, wodurch ein erhöhtes Thrombogenitätsrisiko nicht ausgeschlossen werden kann. Von 
den untersuchten Materialien war das PCU Desmopan das Material mit der besten 
Hämokompatibilität. Ob die Hämokompatibilität und die Elastizität des Materials ausreicht, 
um es klinisch als Gefäßprothese oder Herzunterstützungssystem nutzen zu können, muss erst 
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